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임피던스 변환 회로를 이용한 건식능동뇌파전극 개발
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Background: A dry-type electrode is an alternative to the conventional wet-type electrode, because it can be applied without 
any skin preparation, such as a conductive electrolyte. However, because a dry-type electrode without electrolyte has high 
electrode-to-skin impedance, an impedance-converting amplifier is typically used to minimize the distortion of the bioelectric 
signal. In this study, we developed an active dry electroencephalography (EEG) electrode using an impedance converter, and 
compared its performance with a conventional Ag/AgCl EEG electrode. Methods: We developed an active dry electrode with 
an impedance converter using a chopper-stabilized operational amplifier. Two electrodes, a conventional Ag/AgCl electrode 
and our active electrode, were used to acquire EEG signals simultaneously, and the performance was tested in terms of (1) 
the electrode impedance, (2) raw data quality, and (3) the robustness of any artifacts. Results: The contact impedance of 
the developed electrode was lower than that of the Ag/AgCl electrode (0.3±0.1 vs. 2.7±0.7 kΩ, respectively). The EEG 
signal and power spectrum were similar for both electrodes. Additionally, our electrode had a lower 60-Hz component than 
the Ag/AgCl electrode (16.64 vs. 24.33 dB, respectively). The change in potential of the developed electrode with a physical 
stimulus was lower than for the Ag/AgCl electrode (58.7±30.6 vs. 81.0±19.1 μV, respectively), and the difference was close 
to statistical significance (P=0.07). Conclusions: Our electrode can be used to replace Ag/AgCl electrodes, when EEG 
recording is emergently required, such as in emergency rooms or in intensive care units.
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서   론
뇌파(electroencephalograph, EEG)는 표면에서 기록될 때 
비전도체인 두개골을 통과하면서 매우 낮은 전위를 갖기 
때문에 약간의 장애 요소가 첨가되어도 데이터의 손실을 
가져오게 된다. 뇌파 데이터의 손실에 영향을 주는 요소는 
임피던스 변환 회로를 이용한 건식능동뇌파전극 개발
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인체 내의 뇌파를 제외한 전기생리적 신호(안전도, 심전도, 
근전도 등)와 외부의 환경적인 요인[임피던스(impedance), 
교류 전원 등]으로 인해 발생하는 인공물(artifact)로 분류
할 수 있는데, 뇌파를 제외한 전기생리적 신호는 검사자가 
직접 통제하기 불가능하기 때문에 측정 과정에서 피험자
의 협조를 통해 신호의 유입을 최 한 억제하고 다양한 신
호분리 기법 등을 사용하여 분리할 수 있으며 외부의 환경
적인 요인에 의한 인공물은 측정 기술 또는 환경에 따라 
어느 정도 억제가 가능하다.1
임피던스는 교류 회로에서 특정 회로 위치에서의 전압
과 전류의 비로 저항과 비슷한 개념이나 주파수에 의존적
인 특성이 있어 신호의 손실과 주파수 왜곡 현상을 발생시
키는 요인으로 작용하며,2-4 특히 60 Hz 인공물과 열잡음
(thermal noise) 발생에 기여한다. 뇌파를 측정하는 두피는 
인체의 다른 부위에 비해 임피던스가 낮은 특성이 있으
며,5 저항과 커패시터(capacitor)의 병렬 구조로 모델링 할 
수 있다.2,6 저항과 커패시터의 병렬 구조는 임피던스가 주
파수와 반비례하는 특성을 가지므로 100 Hz 미만의 저주
파 신호인 두피에서 측정하는 뇌파는 임피던스가 매우 커
지게 된다. 또한 진폭이 수 μV로 매우 작기 때문에 인공물
이 유입되면 뇌파 신호를 복원하기 어렵다. 디지털 뇌파기
는 이진화된 신호를 사용하여 임피던스의 영향을 거의 받
지 않아 신호의 손실이 거의 없고 다양한 신호처리로 중간
에 손실된 신호 또한 복원이 어느 정도 가능하나, 생체신
호가 아날로그 신호(analog signal)이므로 전극에서 아날로
그-디지털 변환기(analog-to-digital converter: ADC)까지는 
임피던스의 영향을 많이 받는다. 따라서, 뇌파 신호의 측
정에 있어 전극이 미치는 영향이 매우 크며 인체의 측정 
표면과 전극 사이의 임피던스를 낮춘다면 신호의 손실을 
줄여 양질의 신호를 얻을 수 있다.
일반적으로 임상에서는 전도성 풀 또는 겔(이하 전해질)
을 이용하여 전극이 피부에 잘 고정 될 수 있게 하며 피부
의 임피던스를 낮추어 신호가 잘 계측될 수 있게 한다. 이
러한 방식을 사용하는 전극을 ‘습식전극’이라고 한다. 습
식전극은 자유전자가 없는 전해질과 이온이 없는 전극 사
이의 인터페이스에서 전하를 이동시키기 위해 화학반응이 
발생한다. 이러한 화학반응으로 인해 전극과 전해질 사이
의 인터페이스 부분의 중성 상태가 깨어져 주변 부분과 다
른 전위를 나타내게7 되는데 이러한 전위차를 반전지전위
(half-cell potential)이라 한다. 반전지 전위는 전극과 전해질 
사이의 인터페이스를 통과하는 전류가 에너지를 소비하게 
하므로 적을수록 좋다. 현재 임상에서 널리 사용되는 전극
은 반전지전위가 낮으면서 제작하기 쉽고 인체에 안전한 
은/염화은(silver/silver chloride, Ag/AgCl) 전극이다.8 하지만 
재질에 상관없이 습식전극은 부착 방식으로 인해 몇 가지 
단점이 있다.9,10 먼저, 전극을 붙이기 위해서는 전해질을 
사용할 위치의 각질을 벗겨내야 하기 때문에 응급 상황 등
의 신속한 사용에 적합하지 못하고 감염 등의 위험을 안고 
있으며 통증으로 인한 피험자의 불쾌감이 뇌파에 반영될 
소지가 있다. 뿐만 아니라 전해질이 시간이 지남에 따라 
건조해지면서 피부의 임피던스가 증가하여 인공물의 유입
이 쉬워지는 문제가 있다.
건식전극은 습식전극의 단점을 보완하기 위해 연구된 
방식으로 전해질을 사용하지 않는 전극을 말한다.11 건식
전극에 해서도 연구가 진행되어 왔으나 주로 전극의 재
료에 초점을 맞추었으며 스테인리스스틸(stainless steel),12 
Ag/AgCl,13 은(silver, Ag)14 등의 금속을 상으로 연구하였
다. 연구된 전극들은 빠르고 간편하게 부착이 가능한 점에
서 중환자의 응급 모니터링, 뇌-컴퓨터 인터페이스 등에 
유용할 수 있지만 재료를 불문하고 이러한 건식전극들은 
근본적으로 전해질을 사용하지 않으므로 매우 높은 임피
던스의 상황에서 생체 신호를 측정해야 하는 제한점이 
있어,6,7 측정 상 신호가 비교적 큰 근전도, 심전도 및 안
전도에 국한하였고 뇌파 신호에 해서는 많은 연구가 
이루어지지 못했다. 이러한 제한점을 극복하기 위해 연산
증폭기(op-amp)를 이용하여 신호를 증폭시켜 측정 시스템
까지 신호가 전송되게 하여 높은 임피던스 상황에서 발생
하는 신호의 소실을 줄이고 인공물로부터의 보호를 가능
하게 한 ‘건식능동전극’에 한 연구가 진행되어왔다.
연산증폭기의 사용으로 외부에서 발생하는 뇌파 신호를 
증폭시켜 인공물보다 월등히 큰 신호의 전송이 가능해졌
지만 증폭 과정에서 연산증폭기 내부로부터 생성되는 자
기생성 노이즈(self-generated noise)가 신호 증폭과 비례하
여 커지는 문제가 발생하였다.12 하지만 최근 ADC 소자와 
연산증폭기 제작 기술의 발전으로 수 μV의 차이도 구분할 
수 있게 되면서 증폭률을 1로 고정(unity gain)하고 출력 임
피던스만 낮춰주는 임피던스 변환 회로를 사용하여 자기
생성 노이즈를 최소화 하는 건식능동전극에 한 개발이 
가능하게 되었다. 증폭률이 1인 건식능동전극은 위에서 언
급한 장점뿐 아니라 최소한의 수동소자 사용으로 단순하
면서 매우 작게 만들 수 있을 뿐 아니라 임상에서 사용하
는 생체 신호 계측 시스템과의 호환성 또한 좋은 장점이 
있다.12,15 하지만 건식능동전극 또한 비교적 계측이 쉬운 
근전도 신호 등에 한 연구가 주로 이루어졌으며,12,15-17 
뇌파 신호를 계측한 연구도 있었으나 피험자가 매우 적고 
임상적으로 쓰이는 뇌파 신호의 전체 주파수 역을 다루
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Figure 1. Locations of the electrodes and schematic structure
used for verifying the active dry EEG electrode.
지 못하고 한정된 주파수 역에서만 비교가 이루어져 임
상에서 사용하기에는 근거가 미약하다는 제한점이 있다.18
본 연구의 목적은 임피던스 변환 회로를 이용한 건식능
동전극을 개발하고 개발된 전극을 임상에서 이용되는 델
타부터 베타 주파수 역의 뇌파 신호 계측에 적용하여 현
재 임상적으로 사용되고 있는 습식전극을 체할 수 있는
지 성능을 검증해 보고자 한다.
대상과 방법
1. 전극 개발 및 디자인
뇌파 신호의 특성상 전압이 매우 작고 매우 저주파의 신
호이기 때문에 초퍼안정화(chopper-stabilized) 기술을 사용
하는 TLC2652AC-8D 연산증폭기(SOIC08 패키지)를 사용
하였다.19 초퍼안정화 기술은 연산증폭기를 사용하면서 발
생하는 오프셋 전압을 매우 낮게 하며 저주파수일수록 크
게 발생하는 1/f 노이즈를 억제한다는 장점으로 뇌파 등의 
전기생리학적 신호에 적합하다.19,20 본 연구에서 개발한 건
식능동전극은 위에 언급한 연산증폭기 1개와 4개의 커패
시터로 구성하였다. 커패시터 4개중 2개는 연산증폭기의 
초퍼안정화를 위해 사용하였으며 남은 2개는 연산증폭
기 구동에 필요한 전원의 교류 성분을 제거하기 위해 주로 
사용되는 바이패스 커패시터로 사용하였다. 연산증폭기의 
동작을 위해 필요한 전원은 12V의 배터리를(1.5V×8개) 
이용하여 교류 전원의 영향을 배제하였으며 인체 안전성을 
확보함과 동시에 이동성을 높였다. 전극의 구동에 필요한 
임피던스 변환 회로는 원형 모양이며 지름 2 cm의 인쇄 
회로 기판에 표면 실장 기술(surface mount technology)을 
사용하여 설치하였으며, 기판의 밑면에는 지름 1 cm의 구리 
판에 0.06 μm의 두께로 금을 도금하여 전도성과 접촉시 피
부 안전성을 확보하였다.
2. 성능 실험
4명의 정상 피험자(27.25±2.06세)가 실험에 참여하였다. 
개발된 전극의 비교 상으로는 임상에서 널리 사용중인 
전해질을 사용한 Ag/AgCl 전극을 사용하였다(F-E5GH-48; 
Astro-Med, Grass Instruments). 머리카락의 영향을 직접적
으로 받지 않는 Fp1, Fp2 위치에 개발된 건식능동전극과 
Ag/AgCl 전극을 동시에 부착하였으며, 기준 전극은 양쪽 
귓바퀴(A1, A2)에 Ag/AgCl 전극을 부착하였다(Figure 1). 
Ag/AgCl 전극의 임피던스는 임상에서 하는 것과 동일하게 
부착부위의 각질을 벗겨내는 작업을 통해 5 kΩ 미만으로 
유지하였으며 개발된 전극은 각질을 벗겨내는 작업을 하
지 않은 상태에서 측정하였다. 뇌파는 피험자가 각성된 상
태에서 10분가량 측정하였으며 각성상태를 유지하기 위해 
검사자가 피험자에게 눈을 감고 뜨는 것을 약 20초 간격으
로 반복적으로 지시하였다. 측정된 뇌파는 400 Hz로 샘플
링 한 후 0.3 Hz-70 Hz의 역통과필터를 적용하였다. 개
발된 건식능동전극의 성능을 검증하기 위하여 (1) 전극의 
임피던스 (2) 정성적, 정량적 분석을 통한 뇌파 신호의 유
사성 (3) 인공물에 한 강인함을 분석하여 Ag/AgCl 전극
과 비교하였다.
임피던스는 실험에 사용된 뇌파기(Comet Portable EEG, 
Grass Technology, USA)에서 제공되는 30 Hz의 구형파를 
이용하여 개발된 건식능동전극과 전해질을 사용한 Ag/AgCl 
전극에 해 실험 전과 실험 후(10분 후)에 각각 2차례씩 
측정하여 평균하였다. 측정된 뇌파 신호의 유사성을 검증
하기 위해서는, 먼저 측정된 전체 길이의 raw data를 신경
과 전문의가 시각적 판독을 통하여 정성적인 비교를 한 후
에 정량적인 분석을 위해 인공물이 유입된 부분을 제거하
였다. 남은 데이터는 1초 길이의 절편으로 잘라서 매트랩
(version 7.10, Mathworks, MA, USA)을 이용하여 파워스
펙트럼분석을 통한 정량적인 분석을 하였다. 파워스펙트
럼은 256 데이터 포인트(0.64초)에 Hanning 윈도우를 오버랩
(overlap) 없이 적용하여 0.5 Hz부터 30 Hz까지 분석하였다.
인공물에 한 검증은 (1) 60 Hz 교류전원 인공물과 (2) 
자극에 의해 전압이 순간적으로 튀는 인공물(pop artifact)
에 해 비교하였다. 60 Hz 교류전원 인공물의 정량적 비
교를 위해 눈을 감은 안정 상태에서 위의 실험과 동일한 
위치에 전극을 부착하여 뇌파를 측정하고 60 Hz 성분 제
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Table 1. Characteristics of electrode
Active dry electrode Passive electrode
Impedance at 0 min [kΩ] 0.3±0.1 2.7±0.7
Impedance at 10 min [kΩ] 0.3±0.1 2.2±0.6
Power by 60 Hz artifact [dB] 16.64 24.33
Average voltage [uV] 0.11±13.9 0.15±32.0
Difference of voltage by stimulus [uV]* 58.7±30.6 81.0±19.1
* P=0.07
Figure 2. The developed active dry EEG electrode (left) 
and the impedance-converting circuit on the PCB (right).
Figure 3. Raw EEG signal at the active dry electrode and 
Ag/AgCl electrode.
거 필터(notch filter)를 사용하지 않은 상태로 신호를 저장
하여, 파워스펙트럼 분석을 이용하여 60 Hz 성분의 파워를 
비교하였다. 자극에 의한 인공물의 강인함을 검증하기 위
한 실험에서는 Ag/AgCl 전극의 경우 금속이 노출되어 있
음을 감안하여 인공물을 유발하는 물체는 비전도체인 나
무막 를 이용하였고 검사자가 1초에 1회씩 전극을 자극
하여 순간적으로 튀는 인공물을 유발시켰다. 충격의 강도
는 두 전극의 모든 충격에 있어 최 한 같게 하였으며, 충
격에 의한 신호의 영향은 물리적인 자극을 주어 발생하는 
전압 변화의 최 값을 기록하여 해당 전극의 평균 전압을 
뺀 값을 사용하여 건식능동전극과 습식 Ag/AgCl 전극을 
비교하였고 t-test를 이용하여 통계적 유의성을 검증하
였다.
결   과
개발된 건식능동전극은 수작업 납땜이 가능한 소자를 
사용하기 위해 지름 2 cm의 PCB 위에 임피던스 변환 회로
를 올렸으며(Figure 2), 두께는 커넥터 포함시 5 mm, 미포
함시 3 mm이다. 전극 1개의 무게는 1.3177 g으로 Ag/AgCl 
전극(0.7363 g)보다 무거우나 습식전극의 사용에 추가되는 
전해질의 무게를 고려하지 않았으며 더 작은 소자를 사용
한다면 크기와 무게 면에서 피험자에게 가해지는 불편함
을 최소화 할 수 있을 것이다. 
임피던스는 개발된 건식능동전극이 전해질을 사용한 
Ag/AgCl 전극에 비해 낮았으며 10분 후 변화를 보기 위한 
반복된 측정에서도 낮았다(Table 1). 또한 측정시의 차이가 
Ag/AgCl 전극에 비해 적어 다채널로 확장시 전극간의 임
피던스 차이를 줄일 수 있어 인공물의 유입을 감소시킬 수 
있을 것으로 사료된다. 
측정된 뇌파 신호의 정성적인 비교에서는 건식능동전극
에서 측정된 뇌파 신호가 전해질을 사용한 Ag/AgCl 전극
에서 측정된 뇌파 신호와 유사하였다(Figure 3), 파워 스펙
트럼을 이용한 정량적인 비교에서도 4명의 피험자 모두에
게서 개발된 건식능동전극의 파워가 습식 Ag/AgCl 전극과 
유사했다(Figure 4). 두 전극에서 모두 눈을 감은 상태의 뇌
파에서 보이는 알파 주파수 역(8 Hz-12 Hz)의 파워가 뚜
렷하게 나타났으며, 델타 주파수 역부터 베타 주파수 
역(0.5 Hz-30 Hz)의 파워 또한 뇌파에서 나타나는 파워 분
포를 보였다.
인공물에 한 검증으로 실험한 외부에서 유입되는 교류 
전원에 의한 인공물은 건식능동전극이 Ag/AgCl 전극보다 
적게 영향을 받아, 건식능동전극의 60 Hz 성분이 Ag/AgCl 
전극보다 적었다(건식능동전극: 16.64 dB, Ag/AgCl 전극: 
24.33 dB). 또한, 물리적 자극에 의한 인공물 역시 건식능
동전극에서 나타나는 인공물의 정도가 Ag/AgCl 전극에서 
고덕원․이관택․김성민․이찬희․정영진․임창환․정기영
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Figure 5. Pop artifact and 60 Hz noise acquired without 
a notch filter.
Figure 4. Power spectrum of the EEG signals acquired for
the four volunteers (delta, 0.5-4 Hz theta, 4-8 Hz alpha, 
8-13 Hz beta1, 13-19 Hz beta2, 19-30 Hz).
나타나는 인공물에 비해 상 적으로 적은 영향을 받아 건
식능동전극에서 측정된 물리적 자극에 의한 전압 변화량
(58.7±30.6 μV)이 습식 Ag/AgCl 전극(81.0±19.1 μV)에 비해 
전반적으로 적었으나 통계적으로 유의미한 수준에 이르지
는 못했다(Figure 5, Table 1).
고   찰
본 연구에서 개발된 건식능동전극을 이용하여 측정한 
뇌파 시간영역과 주파수영역에서 분석해 본 결과, Ag/AgCl 
전극의 경우와 거의 동등한 수준의 신호를 측정할 수 있었
다. 또한, 건식능동전극은 피부 준비 절차가 필요 없어 빠
른 시간에 피험자에게 불쾌함을 가하지 않으면서 고정 시
킬 수 있다는 장점이 있고, 외부에서 발생하는 인공물에 
한 강인함도 Ag/AgCl 전극에 비하여 상 적으로 높은 
수준의 성능을 보였다.
기존 연구에서도 습식전극과 동등한 수준의 신호가 측
정되었다고 보고한 경우가 있었으나, 세타와 알파 주파수 
역에 해서만 비교하였으며 델타 주파수 역의 경우 
건식능동전극의 파워가 더 높았다.18 하지만 뇌파 신호는 
측정하는 목적에 따라 다양한 주파수 역을 사용하므로 
제한된 주파수 역만으로 임상적으로 사용이 가능한지 
판단하기에는 어려움이 있다. 이와 달리, 본 연구에서는 
임상적으로 사용하는 모든 주파수 영역에 해 비교 분석
을 실시하였으며 델타-베타 주파수 역까지 Ag/AgCl 전
극과 유사한 주파수 분포를 보였다는 점에서 의미가 있다. 
특히 델타 주파수 역에서 다른 연구자의 보고에18 반해 
건식능동전극의 파워가 Ag/AgCl 전극보다 높지 않았던 것
은 초퍼안정화된 연산증폭기를 사용하여 저주파에 영향을 
주는 1/f 노이즈를 효과적으로 억제하였기 때문이라고 판
단할 수 있다.21
유사한 수준의 뇌파 신호 측정과 더불어 건식능동전극
의 임피던스가 Ag/AgCl 전극에 비해 낮다는 점 또한 주목
할만한 소견이다. 통상적으로 뇌파 측정시의 임피던스는 
5 kΩ 미만으로 권장하고 있다.22 그 이유는 전극의 임피던
스가 높으면 신호의 손실이 발생할 뿐만 아니라 다채널 측
정시 각 전극에서의 임피던스 차이가 심할수록 불균형을 
일으켜 외부의 교류전원에 의한 인공물의 유입이 많아지
기 때문이다.2 본 연구 결과 건식능동전극의 임피던스는 
각질을 벗겨내는 작업을 하지 않았음에도 Ag/AgCl 전극에 
비해 낮게 측정되었으며 전극간의 임피던스 차이 역시 낮
았다. Ag/AgCl 전극을 이용한 임상 뇌파 측정시 임피던스
를 낮추기 위해 두피의 각질을 벗겨내는 작업까지 고려한
다면 개발된 건식능동전극은 부착을 위한 추가적인 작업 
없이도 임피던스를 낮출 수 있을 뿐만 아니라 전극간의 임
피던스 차이 또한 줄일 수 있으므로 편의적인 측면에서 매
우 유리하다. 또한 직류전원인 배터리를 사용하므로 이동
성을 높이고 인체 안전성을 높이는 것 또한 가능해졌다.
개발된 건식능동전극의 피부와 맞닿는 면의 모양이 평
평하고, 지름이 기존 전극보다는 다소 크기 때문에 머리카
락이 있는 곳에서는 두피에 고정이 상 적으로 어려웠다. 
본 전극에 전해질을 사용하여 두피에 부착했을 경우 성능
면에서 기존전극과 차이가 없었으며 전해질의 점성에 
의한 고정이기 때문에 머리카락 유무와 관계 없이 두피에 
쉽게 고정이 되었다. 하지만, 전해질을 사용하지 않는 전
극의 경우 금속이 두피에 직접 닿게 되는데 인체의 다른 
측정 부위와는 다르게 지방층이 없기 때문에 부착면 형태
를 결정함에 있어 피험자에게 국소적으로 가해지는 압력
을 고려해야 한다. 본 연구자의 이전 연구에서 은으로 제
작한 구를 이용하여 건식전극을 개발하였으나,23 피험자에
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게 오랫동안 부착하면 피험자에게 통증이 발생하며 심할 
경우 피부가 괴사의 위험을 안고 있었다. 또한 이전의 연
구들에서도 피험자에게 가해지는 통증을 고려하지 않은 
상태에서 전극을 개발하였거나 인체 내에서 배설이 되지 
않아 위험성 논란이 되고 있는 나노(nano) 소재를 사용한 
전극을 이용하는 등의 문제점이 있어 건식능동전극의 부
착면 형태에 해서는 좀 더 연구가 필요하다.24 향후 머리
카락 사이로 부착 가능하면서도 인체에 무해하며 전도성
이 좋을 뿐만 아니라 통증을 일으키지 않을 수 있는 신소
재와 본 연구가 결합한다면 더 좋은 결과가 나올 수 있을 
것으로 예상한다. 
개발된 건식능동전극의 차별성을 검증하기 위해서는 
조용 전극으로 다른 연산증폭기를 사용한 건식능동전극을 
사용해야 하지만 이는 기술적인 제한점이 있다. 초퍼안정
화 방식을 사용하지 않는 연산증폭기는 현재의 기술로서
는 초퍼안정화 방식을 채용한 연산증폭기의 성능을 따라
갈 수 없어 결과상에 차이가 보인다 할지라도 이것이 초퍼
안정화 방식에 의한 차이라고 확신할 수 없기 때문이다. 
또한 다른 연구자에 의해 개발된 건식능동전극 또한 제작 
과정의 오차 등에 의해 뇌파 신호의 정확성을 신뢰할 
수 없다. 따라서 본 실험에서는 임상용으로 주로 사용되는 
신호의 품질이 검증된 Ag/AgCl 전극을 사용할 수 밖에 없
었다.
결론적으로 본 연구진이 개발한 건식능동전극은 임상 
뇌파 검사시 사용되는 습식전극과 비교하여 거의 동등한 
수준의 신호를 얻을 수 있어 향후 임상에 적용 가능성이 
있음을 확인하였다. 특히, 간편함과 이동성, 신속성이 요구
되는 응급 환자의 모니터링의 경우 전두엽에서 측정되는 
채널만으로도 의식 상태를 파악하는데 충분히 유용하게 
사용될 수 있기에 더욱 본 전극의 활용가능성이 높다고 판
단된다. 또한 집중력과 관련된 뇌-컴퓨터 인터페이스가 산
업적으로 응용되려 하지만 다른 부분에 비해 뇌파를 측정
하는 부분의 발달이 뒤쳐져 있는 현 시점에 충분히 활용 
가능하므로 관련 산업의 발전에 기여할 수 있을 것으로 기
된다.25,26 그러나, 실제 임상에 사용하기 위해서는 안정
성과 고정을 위한 편의성, 두피의 다양한 부분에 부착 가
능하면서도 통증을 유발하지 않는 전극의 재질 및 모양 등
이 종합적으로 개발되고 보완되어야 할 것으로 사료된다.
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